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第 1 章は研究背景や目的について述べる． 
 
第 2 章は歩行支援ウェアと開発構想について述べる． 
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現存の歩行支援装置は，筑波大学の HAL (佐藤他, 2010) や本田技研株式会社の歩行アシ








(a) (b) (c) 
図 1－1  (a) HAL（筑波大学山海研究室 HP（参照日 2016 年 12 月 19 日）） 
 (b) 歩行アシスト装置（本田技研株式会社 HP（参照日 2015 年 2 月 6 日）） 









(小川他, 2015) や CV-Aid (Thijssen et al, 2007)，介助動作支援であればモリタホールディン










(a) (b) (c) 
図 1－2  (a) ダーウィン（ダイヤ工業株式会社 HP（参照日 2015 年 2 月 6 日）） 
 (b) ラクニエ（モリタホールディング HP（参照日 2015 年 2 月 6 日）） 
 (c) スマートスーツ（株式会社スマートサポート HP 































































(a) (b) (c) 
図 2－1  (a) 矢状面足関節モーメント 
 (b) 矢状面膝関節モーメント 











































図 2－1 に示した矢状面股関節モーメントについて，以下の特徴に着目した． 
(1). 歩行周期 0%（踵接地）付近で大きな伸展モーメントが働き，体を前方へ推進する． 
(2). 歩行周期 50%（つま先離地直前）付近で大きな屈曲モーメントが働き，下肢を前方へ
振り出す． 
(3). 歩行周期 90%（踵接地直前）付近で伸展モーメントが働き，下肢を減速させる． 


































図 2－3  (a) 股関節伸展支援方法 
 (b) 股関節屈曲支援方法 
 
 





































図 2－5  (a) 股関節伸展への体幹運動伝達方法 


























































































図 2－8  (a) 股関節屈伸モーメント 





















































   (3.1) 
ここで，Thip：股関節モーメント，Tsuit：歩行支援ウェアが発揮する支援モーメントである．
支援モーメント Tsuit は式(3.2)で表される． 
 
suit eT F L  (3.2) 
ここで，Fe：エラストマーベルトが発揮する張力，L：股関節－ベルト間の距離である．エ
ラストマーベルトが発揮する張力 Fe は式(3.3)で表される． 
 





 e hip trunk
hip
k x x L
T

   (3.4) 
 
式(3.4)より，歩行支援ウェアの歩行支援効果はエラストマーベルトの変位 xhip と xtrunk，エラ





図 3－1 歩行支援ウェアモデル 
 
3－2 ベルト位置最適化 






































50mm 間隔で 7 箇所に取り付け，体幹部分のベルト通過位置の圧力を測定した． 
 
 









図 3－3  (a) ベルト変位測定 






ト変位測定結果を図 3－4 (b)に示す．縦軸はベルト変位 xhip であり，横軸は骨盤中心からの
距離を示している．下肢部屈曲支援ベルトについては骨盤中心から 100mm，下肢部伸展支


















































































































































図 3－7  (a) 体幹部屈曲支援ベルト変位-圧力比 


















図 3－8  (a) 膝関節機構導入前 
























































定し（図 3－10 (a)），体幹の側方を通過し（図 3－10 (b)），もう一本の体幹部屈曲支援ベル
トと交差する形で下肢方向に伸びる（図 3－10 (c)）配置となっている．体幹部伸展支援ベル
トは一端を肩甲骨上角上に固定し，もう一本の体幹部伸展支援ベルトと交差する形で下肢





図 3－9  (a) 下肢部屈曲支援ベルト配置 







(a) (b) (c) 
図 3－10 (a) 体幹部ベルト配置背面 
 (b) 体幹部ベルト配置側面 

























表 3－2 は屈曲支援ベルトの特性を示している．今回は目標としている歩行支援効果 20%が
得られるばね定数を最大とした．  
実験は健常成人男性 5 名（年齢 23.6±2.2 歳，身長 1.76±0.04[m]）を対象に行った．表 3
－1 の各エラストマーベルトを着用しての歩行を数分間行い，それぞれについての印象を










                                                        
1 ある検査対象に対する印象について，“好き－嫌い”など対立する言葉の組を複数並べて，
それぞれについて 5 段階または 7 段階で被験者に判断してもらう方法を SD 法という． 
SD 法で使用する言葉の対には形容詞対が用いられ，“明るい－暗い”といった評価性因子
（evaluation），“積極的な－消極的な”といった活動性因子（activity），“強い－弱い”といっ




表 3－1 伸展支援ベルトばね定数 
伸展支援ベルト
ばね定数 [N/mm] 
1.4 1.2 1.0 0.8 0.6 0.4 
支援効果[%] 21 18 15 12 9 6 
 
表 3－2 屈曲支援ベルトばね定数 
屈曲支援ベルト
ばね定数 [N/mm] 
1.4 1.2 1.0 0.8 0.6 0.4 
支援効果[%] 20 17 14 12 9 6 
 







図 3－12 に伸展支援ベルト装着時，図 3－13 に屈曲支援ベルト装着時の官能実験結果の一
部を示す．図 3－12，図 3－13 は SD 法に使用した全 8 項目における評点の平均値を折れ線
グラフで示している．伸展支援ベルトと屈曲支援ベルトの両方でばね定数の増加とともに
不快感が増加していく傾向が見られた．伸展支援ベルト装着時の全 8 項目の評点を図 3－




するばね定数の有意な効果が見られた．有意な効果が見られた 4 項目に対し Scheffe 法によ
る多重比較検定を行ったところ，“きつい-ゆるい”の項目においてばね定数 1.4N/mm と
1.2N/mm での評点がばね定数 0.6N/mm，0.4N/mm での評点に比べて有意に大きく，“抵抗が













特に“きつい-ゆるい”の項目においてばね定数 1.4N/mm と 1.2N/mm が 0.6N/mm と 0.4N/mm
に比べて有意に大きかったことから，ばね定数 1.4N/mm と 1.2N/mm の素材は被験者に与え
る不快感が大きいと判断し，それ以下のばね定数の素材で最も支援効果が得られるばね定
数 1.0N/mm の素材を屈曲側の素材に決定した． 
 
 
図 3－12 伸展支援ベルト装着時の SD 法結果 
 































































































































































































材の引張試験を実施した．引張試験は各素材を JIS3 号ダンベル形にし，速度 500mm/min で




あるホロタイト，天然ゴム板，エチレンプロピレン角ゴム，CR 押し出しスポンジ ST ゴム，











































































































































最後に股関節－ベルト間距離 L を最適化することで歩行支援効果 20%を目指す．伸展側の
エラストマーベルトについては 3－3 のベルト素材最適化までに歩行支援効果 20%を達成し
ているので，股関節－ベルト間距離の最適化は行わず，屈曲側のエラストマーベルトに対し
て最適化を行った． 
方法について，式(3.4)を用い，歩行支援効果 =0.2 と各最適化によって決定した ek ， hipx ，
trunkx の値， hipT の実測値を代入し，歩行支援効果 20%の達成に必要な L の値を求めた． 
計算の結果，股関節-ベルト間距離の最適値は L=0.12m となった．人体寸法データベースに
よって算出した股関節から体表面までの距離はおよそ 0.09m であったため，屈曲側の体表
面とベルトの間に 0.03m の空間を確保することとした． 
 
3－5 歩行支援ウェアの製作 
最適化した内容を踏まえて，図 3－18 に示す新たな歩行支援ウェアを製作した (林他, 
















(a) (b) (c) 
図 3－18  (a) 歩行支援ウェア全容 
 (b) 上半身ウェア 








図 3－20 下半身ウェアベルト配置外略図 
 
 





















成人男性 13 名で行い，1 人につき歩行支援ウェア着用時と未着用時での歩行を 2 回ずつ計






表 4－1 平地歩行実験被験者 
被験者 年齢 身長 体重 
Sub. 1 24 1.67 57 
Sub. 2 23 1.74 72 
Sub. 3 27 1.80 82 
Sub. 4 21 1.71 63 
Sub. 5 24 1.73 60 
Sub. 6 22 1.74 69 
Sub. 7 25 1.82 65 
Sub. 8 22 1.71 70 
Sub. 9 25 1.83 75 
Sub. 10 24 1.80 70 
Sub. 11 22 1.70 58 
Sub. 12 25 1.72 67 








図 4－1 (a)に示すモーションキャプチャカメラ “OptiTrack Flex 3”（Natural Point 社）を 16






















(a) (b) (c) 
図 4－1  (a) モーションキャプチャカメラ 
 (b) 床反力計 

















図 4－2 張力計の測定原理 
 
 





本実験では実験用に 2 台，予備用に 2 台の計 4 台の張力計を製作した．ひずみゲージを貼
付後，全 4 台の張力計についてそれぞれ較正を行った．天井から吊り下げたベルトに張力計
をセットし，ベルトの最下部に重りを吊るして負荷を与え，それぞれの荷重値に対する電圧
を計測した．各センサの計測結果を図 4－4 に示す．負荷荷重には 1 つ 1.0kg の重り 6 個と
0.2kg の重り台を用いて，0kg から 6.2kg まで負荷，6.2kg から 0kg まで除荷を行い，その結
果から較正式(4.1)，(4.2)，(4.3)，(4.4)を算出した．較正式の算出には，データに非線形性が
























































-1 0 1 2 3
電圧 E [V]
張力計 4
張力計 1 ： 21 1 1F 2.180E 22.04E 1.014    (4.1) 
張力計 2 ： 22 2 2F 1.618E 20.83E 1.314    (4.2) 
張力計 3 ： 23 3 3F 1.908E 21.20E 0.769    (4.3) 















図 4－5 (a) 筋電図センサ 
 (b) 歩行路 
 
 
図 4－6 筋電図センサ貼付位置 




図 4－7 歩行路全容 
 
4－3－7 実験装置全体の接続方法 
図 4－8 に実験装置全体の接続方法を示す．PC1 にはモーションキャプチャが接続され，




の接点入出力と TTL 入出力が同期可能であるものを使用した．アンプ，AD 変換器，トリガ
ボックスを図 4－9 に示す． 
 
 


















(a) (b) (c) 
図 4－9  (a) 増幅器 
 (b) AD 変換器 













































ここで，𝑓 ：残余誤差， 𝑚 ：マーカ数 である． 
(3) ニュートン・オイラー法による関節モーメントの算出 
今回用いた逆動力学解析は，ニュートン・オイラー法によって関節モーメントを算出して








𝑖 = 𝑹 𝝎𝑖−1 + ?̇?𝑖
𝑖 ?̂?𝑖i−1
i  (4.6) 
ここで， 𝑹𝑖−1













𝑗𝑖 = 𝑹( ?̇?𝑖−1




𝑖 ) (4.8) 
ここで， 𝒑𝑖







𝑗𝑖 = 𝑹{ ?̈?𝑖−1




𝑖 + ?̇?𝑖−1 ×
𝑖−1 ( ?̇?𝑖−1 ×
𝑖−1 𝒑𝑖




𝐺𝑖 = ?̇?𝑖 ×
𝑖 ?̇?𝑖 𝑖
G + ?̇?𝑖 ×
𝑖 ( ?̇?𝑖 ×
𝑖 𝒑𝑖 𝑖
G) + ?̈?𝑖









𝑖 = 𝑚𝑖 ?̈?𝑖









𝑖 × ( 𝑰𝑖
𝑖 𝝎𝑖





















𝑖 = 𝑹 𝒏𝑖+1 + 𝒑𝑖+1
𝑖 × ( 𝑹 𝒇𝑖+1) + 𝒑𝑖

































 i i Bi KiF T R R  (4.15) 
ここで，
iF ：ベルト i にかかる張力（張力計による測定値）， KiR ：ベルト i 固定部分のマ
ーカ座標，
BiR ：ベルト i 上のマーカ座標である．この張力ベクトル iT と股関節中心からベ
ルト i の固定部分のマーカへの位置ベクトル
HiR の外積をとることで，ベルト i によって股
関節まわりに発生するモーメント
iM を計算することができる 







S i i Bi Ki Hi
i 1 i 1
F
 
    M M R R R  (4.17) 
筋骨格モデルによって算出した関節モーメント





  M M M  (4.18) 

















2 次バタワース特性のローパスフィルタを使用した (Bryant, 1984)．計算式は式(4.19)である． 
 X (t) A X(t) 2X(t 1) X(t 2) BX (t 1) CX (t 2)            (4.19) 







































ここで， fc ：遮断周波数， fs：計測周波数である．本実験では遮断周波数を 10Hz とした． 





 X (t) D X(t) 2X(t 1) X(t 2) EX (t 1) FX (t 2)            (4.24) 



































ここで，fc：遮断周波数，fs：計測周波数である．本実験では遮断周波数を 1.0Hz とした． 






X (t) X(t)   (4.29) 





図 4－11 ローパスフィルタの周波数特性 
 
 






























2 に示す．表 4－2 において




図 4－13 歩行周期，歩行速度，歩幅 
 
表 4－2 歩行周期，歩行速度，歩幅の正規化方法 


































































図 4－14 (a) 進行方向床反力測定結果 
 (b) 左右方向床反力測定結果 

























































図 4－15 (a) 股関節屈伸角度測定結果 
 (b) 膝関節屈伸角度測定結果 


















































図 4－16 (a) 股関節屈伸角速度測定結果 
 (b) 膝関節屈伸角速度測定結果 
























































図 4－17 (a) 股関節屈伸モーメント測定結果 
 (b) 膝関節屈伸モーメント測定結果 







































































図 4－18 (a) 股関節屈伸パワー測定結果 
 (b) 膝関節屈伸パワー測定結果 
































































メントを図 4－20 (a)に，歩行支援ウェア未着用時の股関節屈伸モーメントを図 4－20 (b)に
示す．両者を比較することで歩行支援ウェアの支援効果を評価した． 





メントの値を比較した．図 4－22 (a)のように歩行周期 0-50%と 50-100%に分けて比較した
ところ，歩行周期 0-50%では歩行支援ウェア着用による変化がほぼ見られなかったが，歩行
周期 50-100%では歩行支援ウェア着用により股関節屈伸モーメントの積分値が約 25%有意





























図 4－20 (a) 歩行支援ウェア着用時股関節屈伸モーメント測定結果 




図 4－21 (a) 股関節屈伸モーメント比較結果（全歩行周期） 

































































図 4－22 (a) 股関節屈伸モーメント比較結果（歩行周期 0-50%，50-100%） 
 (b) 屈曲，伸展モーメントの比較結果（歩行周期 50-100%） 
 
4－5－9 筋電図 





























































SD 法結果を図 4－24 に示す．実線は歩行支援ウェア着用時の評点の平均値，破線は未着
用時の評点の平均値を示している．全体的に歩行支援ウェア着用時に不快感は増す傾向が
見られ，“不快-快適”，“落ち着かない-落ち着く”，“きつい-ゆるい”，“重い-軽い”，抵抗が
ある-抵抗がない“，不自由な-自由な”の 6 項目で有意な差が見られた． 
 
 


























図 4－25 歩行周期詳細 







































ベルト張力との積を取って算出した．図 4－27 のモーメントを基に，4－4－2 で述べた股関
節モーメントの解析方法と同様の方法で膝関節モーメントを算出した．歩行支援ウェアの
効果を除去した膝関節屈伸モーメントを図 4－28 (a)に，歩行支援ウェア未着用時の膝関節
屈伸モーメントを図 4－28 (b)に示す． 

































図 4－28 (a) 歩行支援ウェア着用時膝関節屈伸モーメント測定結果 




図 4－29 (a) 膝関節屈伸モーメント比較結果 






































































































図 4－31 (a) 支援モーメントと体格の関係 













































































































図 4－33 (a) 支援モーメントと体幹回旋角度の関係 




図 4－34 (a) 体幹回旋角度と歩行速度の関係 

































































































































成人男性 13 名で行い，1 人につき歩行支援ウェア着用時と未着用時での歩行を 1 回ずつ計




表 5－1 階段歩行実験被験者 
被験者 年齢 身長 体重 
Sub. 1 24 1.67 57 
Sub. 2 23 1.74 72 
Sub. 3 27 1.80 82 
Sub. 4 21 1.71 63 
Sub. 5 24 1.73 60 
Sub. 6 22 1.74 69 
Sub. 7 25 1.82 65 
Sub. 8 22 1.71 70 
Sub. 9 25 1.83 75 
Sub. 10 31 1.75 70 
Sub. 11 22 1.70 58 
Sub. 12 25 1.72 67 


















ができる．サンプリング周波数 1000Hz で使用した． 
 
5－3－2 階段 
図 4－5 (b)に示した歩行路を 3 台使用して図 5－2 のように階段を模擬して実験を行った．







図 5－1 装着式フォースプレート 
 
 













接地するまでを 1 周期とし，歩行速度は身体運動モデルによって算出した重心速度の 1 歩
行周期での平均値，歩幅は歩行周期と歩行速度の積によって算出した．また各値は被験者の























































図 5－4 (a) 進行方向床反力測定結果（上り動作） 
 (b) 左右方向床反力測定結果（上り動作） 


















































図 5－5 (a) 進行方向床反力測定結果（下り動作） 
 (b) 左右方向床反力測定結果（下り動作） 




























































図 5－6 (a) 股関節屈伸角度測定結果（上り動作） 
 (b) 膝関節屈伸角度測定結果（上り動作） 














































図 5－7 (a) 股関節屈伸角度測定結果（下り動作） 
 (b) 膝関節屈伸角度測定結果（下り動作） 
























































図 5－8 (a) 股関節屈伸角速度測定結果（上り動作） 
 (b) 膝関節屈伸角速度測定結果（上り動作） 


















































図 5－9 (a) 股関節屈伸角速度測定結果（下り動作） 
 (b) 膝関節屈伸角速度測定結果（下り動作） 





























































図 5－10 (a) 股関節屈伸モーメント測定結果（上り動作） 
 (b) 膝関節屈伸モーメント測定結果（上り動作） 


































































図 5－11 (a) 股関節屈伸モーメント測定結果（下り動作） 
 (b) 膝関節屈伸モーメント測定結果（下り動作） 













































































図 5－12 (a) 股関節屈伸パワー測定結果（上り動作） 
 (b) 膝関節屈伸パワー測定結果（上り動作） 
























































図 5－13 (a) 股関節屈伸パワー測定結果（下り動作） 
 (b) 膝関節屈伸パワー測定結果（下り動作） 

































































図 5－14 (a) 上り動作時支援モーメント 





した股関節屈伸モーメントを算出した．図 5－15 に上り動作時，図 5－16 に下り動作時の
算出結果を示す．両者を比較することで歩行支援ウェアの支援効果を評価した． 
図 5－17 に上り動作時と下り動作時の 1 歩行周期中の股関節屈伸モーメントの積分値を示
す．上り時には歩行支援ウェアの着用により積分値の平均が約 15%有意に減少し，下り時
には歩行支援ウェアの着用により積分値の平均が増加している傾向が見られた． 
図 5－18 (a)に上り動作時と下り動作時の 1 歩行周期中の股関節屈曲モーメントの積分値，










































図 5－15 (a) 歩行支援ウェア着用時股関節屈伸モーメント（上り動作） 




図 5－16 (a) 歩行支援ウェア着用時股関節屈伸モーメント（下り動作） 






































































図 5－18 (a) 股関節屈曲モーメント比較結果 














































































図 5－19 筋電図測定結果 
 
5－5－10 官能実験  
SD 法結果を図 5－20 に示す．実線は歩行支援ウェア着用時の評点の平均値，破線は未着
用時の評点の平均値を示している．全体的に歩行支援ウェア着用時に不快感は増す傾向が
見られ，“不快-快適”，“落ち着かない-落ち着く”，“きつい-ゆるい”，“重い-軽い”，抵抗が
ある-抵抗がない“，不自由な-自由な”の 6 項目で有意な差が見られた． 
 
 



























節屈伸角度と図 5－7 に示した下り動作時の股関節屈伸角度を比較すると，歩行周期 0%の
踵接地時において上り動作時は約 30°の屈曲角度なのに対し，下り動作時は約 15°と上り
動作時に比べて半分ほどの屈曲角度であることがわかる．また体幹運動の違いについて，図
5－19 (a)に上り動作時の体幹前傾角度，図 5－19 (b)に下り動作時の体幹前傾角度を示す．体
幹前傾角度には筋骨格モデルより算出された腰部関節の屈伸角度を用い，屈曲（前傾）を正，
伸展（後傾）を負としている．図 5－19 (a)の上り動作時の体幹前傾角度は約 15°の辺りを























図 5－19 (a) 上り動作時体幹前傾角度 
 (b) 下り動作時体幹前傾角度 
 
 




























































動作時の歩行支援ウェア着用時と未着用時の膝関節屈伸モーメントを図 5－24 に示す． 
図 5－25 に上り動作時と下り動作時の 1 歩行周期中の膝節屈伸モーメントの積分値，図 5
－26 (a)に上り動作時と下り動作時の 1 歩行周期中の膝関節屈曲モーメントの積分値，図 5


























図 5－22 (a) 膝関節まわりに発生する支援モーメント（上り動作） 




図 5－23 (a) 歩行支援ウェア着用時膝関節屈伸モーメント（上り動作） 

































































図 5－24 (a) 歩行支援ウェア着用時膝関節屈伸モーメント（下り動作） 
 (b) 歩行支援ウェア未着用時膝関節屈伸モーメント（下り動作） 
 
 
























































図 5－26 (a) 膝関節屈曲モーメント比較結果 
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